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Abstrakt 
 Cílem této práce je seznámení se základním principem magnetické rezonance a 
základními měřicími metodami používanými v MR. Dále je zde popsáno, jak nastavovat 
parametry pulsní sekvence jednotlivých měřících metod, abychom získali obraz váhovaný 
relaxací T1, relaxací T2, difúzí a případně protonovou hustotou. V experimentální časti jsme 
naměřili obrazy tří vzorků (rajče, mandarinka a paprika) čtyřmi metodami (SE, GE, IRSE a 
IRFSE). U naměřených obrazů provedli fázovou korekci a vytvořili T2 resp. T2* mapy. Poté 
jsme naměřené obrazy zhodnotili z hlediska kvality a navzájem porovnali. 
 
Klíčová slova 
magnetická rezonance, pulsní sekvence, metoda saturation-recovery, metoda spin-echo, 
metoda inversion-recovery, metoda gradient-echo, váhování T1, váhování T2, váhování 
difúzí, fázová korekce, T2 mapa, T2* mapa 
 
Abstract 
The objective of this project is introduction to the fundamental principle of magnetic 
resonance and to the basic measuring methods used in MR. There is also described how to set 
parameters of pulse sequences in different measuring methods to obtain an image weighted by 
relaxation T1, relaxation T2, diffusion and eventually proton density. In the experimental part, 
we have measured images of three samples (tomato, pepper and mandarin) by four methods 
(SE, GE, IRSE and IRFSE).  For obtained measured images we have proceed phase 
correction, created T2 and T2* maps. Then we consider the images obtained in terms of 
quality and compare with each other. 
 
Keywords 
magnetic resonance, pulse sequences, saturation-recovery method, spin-echo method, 
inversion-recovery method, gradient-echo method, T1 weighting, T2 weighting, diffusion 
weighting, phase correction, T2 map, T2* map 
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1. Úvod 
V této práci mám za úkol se seznámit s principem magnetické rezonance  a základními 
měřícími (budícími) sekvencemi. Jsou zde popsány relaxace T1 a T2, dále pak také jakým 
způsobem vzniká Free Induction Decay (FID) a echo signál. Poté rozebírám čtyři základní 
pulsní sekvence: Saturation-recovery, Spin-echo, Inversion-recovery a Gradient-echo. Obrazy 
získané měřením mohou být ovlivňovány (váhovány) jedním ze tří parametrů: relaxace T1, 
relaxace T2 a difúze. To, kterým parametrem bude obraz váhován, záleží na nastavení pulsní 
sekvence jednotlivé metody. 
 
V experimentální části této práce jsem změřil tři vzorky (rajče, mandarinka a paprika) 
čtyřmi různými metodami (SE, GE, IRSE a IRFSE). U obrazů metod SE, GE a IRSE jsem 
provedl fázovou korekci, kterou jsem kompenzoval nehomogenity magnetického pole. U 
metod SE a GE jsem z obrazů vytvořil T2 resp. T2* mapu. U všech metod jsem zhodnotil 
naměřené obrazy a v závěru jsem jednotlivé metody porovnal. 
 
2. Fyzikální popis magnetické rezonance 
 
Jev magnetická rezonance se popisuje dvěma různými modely: kvantově-mechanickým 
modelem a makroskopickým fyzikálním modelem (tzv. Blochův model [1]). Dva modely se 
používají z toho důvodu, že jev magnetické rezonance nelze popsat pouze jedním modelem a 
tak jeden model vysvětluje aspekty, které ten druhý popsat nemůže.   
 
2.1 Kvantový model 
 
Osamocený proton 
Každé atomové jádro je složeno z protonů (částice s pozitivním nábojem) a neutronů 
(částice elektricky neutrální). K popisu budu používat atom vodíku (H), jelikož je 
nejjednodušší (má pouze jeden proton) a také z lékařského hlediska nejdůležitější, jelikož je 
obsažen ve vodě (H2O), kterou jsou živé organismy tvořeny zhruba ze 70%. 
 
 
Obr.1 Proton znázorněný jako magnetický dipól 
 
Proton se otáčí kolem vlastní osy, tomuto pohybu se říká spin I. Spin je přímo úměrný 
mechanickému momentu hybnosti p, jak je vidět ze vztahu (1),  
p I= ⋅h
                                                               (1) 
proton 
S 
J 
             p 
    µ 
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kde ħ je redukovaná Planckova konstanta. Dále má také proton elementární elektrický náboj 
+e, který když rotuje, vytváří se tím magnetický moment µ viz obr.1. Ten je přímo úměrný 
mechanickému momentu p a má i stejný směr: 
pµ γ= ⋅
                                                             (2) 
kde γ je gyromagnetický poměr, který je charakteristický pro každý prvek viz tab.1. 
 
Tab.1 Hodnoty gyromagnetického poměru prvků obsahujících lidské tělo [2] 
Prvek Hodnota 1MHz Tγ − ⋅   
1H 42,58 
19F 40,05 
31P 17,24 
23Na 11,26 
13C 10,71 
17O 5,77 
 
Vystavíme-li proton, který má nenulový mechanický a magnetický moment, silnému  
vnějšímu homogennímu magnetickému poli B0, pak se osa rotace magnetického momentu 
jádra snaží srovnat rovnoběžně se směrem vnějšího magnetického pole B0. Poté se proton 
může nalézat v jednom ze dvou energetických stavů (Zeemanovy hladiny [3]) viz. obr.2. V 
prvním stavu, tzv. energeticky méně náročném je vektor magnetického momentu shodný se 
směrem magnetického pole B0 (tzn. že je orientován paralelně). Ve druhém stavu tzv. 
energeticky náročnějším stavu je vektor magnetického momentu  v protisměru s orientací  
magnetického pole B0 (tzn. je orientován antiparalelně). 
 
Obr.2 Rozdělení protonů do energetických hladin 
 
Vzdálenost sousedících hladin ∆E [3]je popsána rovnicí(3). 
 
0E Bγ∆ = ⋅ ⋅h                                                   (3) 
 
Proton pak vykonává typ pohybu zvaný precese [2] viz obr.3. Frekvence precese se označuje 
jako Larmorova frekvence [1] a je dána: 
 
0 0Bω γ= ⋅  nebo 0 02f B
γ
pi
= ⋅
                                               (4) 
B0=0 E0 ∆E 
paralelní 
antiparalelní 
B0>0 
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Obr.3 Precesní pohyb protonu 
 
Skupina protonů 
Není-li skupina protonů umístěna ve vnějším magnetickém poli B0, pak jejich 
magnetické momenty µ směřují do všech stran se stejnou pravděpodobností, a tak se 
navzájem vyruší. Vložíme-li však skupinu protonů do vnějšího homogenního magnetického 
pole B0, jejich magnetické momenty se začnou stáčet rovnoběžně s magnetickým polem 
(paralelně nebo antiparalelně). Výsledný vektor magnetizace (M0=MZ) je pak dán vektorovým 
součtem jednotlivých magnetických momentů [2], jak je vidět na obr.4.  Jelikož je paralelní 
orientace magnetických momentů energeticky méně náročnější stav, tak bude takto 
zorientovaných protonů více než antiparaleně zorientovaných, tzn. výsledný vektor 
magnetizace bude ve směru mag. pole B0. Velikost magnetizace MZ [3] je dána rovnicí(5), 
 
0
0
p
Z
B N
M M c
T
⋅
= = ⋅
                                                    (5) 
 
kde c je konstanta pro protony, B0 je velikost magnetického pole, Np je celkový počet protonů, 
T je absolutní teplota. 
 
Obr.4 Skupina protonů v magnetickém poli B0. 
 
 
z 
x 
y 
ω0 
µ 
B0 
B0>0 
= 
x 
y 
z 
Mz>0 
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2.2 Makroskopický fyzikální model 
 
Skupina protonů 
Skupinu precedujících protonů si můžeme představit jako jednotlivé vektory 
magnetického  momentu rozmístěné na souosých kuželech, které jsou spojeny vrcholy. Po 
plášti kuželu umístěného na kladné části osy z precedují protony orientované paralelně a po 
protilehlém kuželu se pohybují antiparalelně orientované protony viz obr.5. Na ose z leží 
výsledný vektor magnetizace M0. 
 
Obr.5 Skupina protonů ve dvou energetických hladinách 
 
RF impuls 
Výsledná magnetizace má stejný směr jako magnetické pole B0, avšak jeho velikost je 
oproti intenzitě vnějšího magnetického pole nepatrná. Proto potřebujeme směr magnetizace 
M0 vychýlit do jiné roviny než je směr vnějšího magnetického pole, a to do roviny xy, jelikož 
v této rovině je i detektor (přijímací cívka). To lze provést dodáním energie 
elektromagnetickými impulsy tzv. radio-frekvenčními impulsy (RF impulsy). Aby mohlo 
dojít k přenosu energie RF pulsu precedujícímu protonu, musí být frekvence RF pulsu stejná 
jako Larmorova frekvence precedujícího protonu. Tedy protony musí být s RF impulsem 
v rezonanci. To ovlivňuje proton ve dvou dějích: 
 
• dodáním energie protonům RF pulsem můžou některé protony přeskočit do 
energeticky náročnějšího stavu tzn., že změní svoji orientaci v magnetickém poli 
z paralelní na antiparalelní a tím i změní velikost podélné složky magnetizace viz 
obr.6. 
 
Obr.6 Změna velikosti podélné složky magnetizace vlivem přeskočení protonů  
do vyšší energetické úrovně. 
x 
y 
z 
x 
y 
z 
x 
y 
z 
Mz0 Mz1 Mz2=0 
x 
y 
B0   z 
Stav s nižší 
energií 
Stav s vyšší 
energií 
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• RF impuls vytváří magnetické pole B1, které se pohybuje s Larmorovou frekvencí ve 
stejném směru jako precedující protony  a svým působením je všechny  přivede do 
fáze, čímž vznikne příčná složka vektoru magnetizace, která byla doposud nulová viz 
obr.7. 
 
 
Obr.7 Sfázování precedujících protonů a vznik příčné složky vektoru magnetizace. 
 
Tyto dva jevy působí na protony současně, takže působením RF impulsu vznikne pohyb 
vektoru výsledné magnetizace v rozšiřující se spirále viz. obr.8. Pro jednoduchost zavádíme 
nový souřadný systém, ve kterém se osa z zachovává, ale osy x‘ a y’ se nyní otáčí kolem osy 
z s rychlosti precedujících protonů tedy s Larmorovou frekvencí. Tím dosáhneme efektu, že 
výsledný vektor magnetizace se už nebude pohybovat ve spirále, ale bude se pouze sklápět 
z osy z do roviny x’y’ [3], jak můžeme vidět na obr.9.  
 
Úhel sklopení θ [3] je dán vztahem (6), 
 ( )10 B t dt
τ
θ γ= ∫                                                          (6) 
kde τ je doba trvání impulsu, B1 intenzita magnetického pole RF impulsu,γ gyromagnetická 
konstanta. Pro pravoúhlý RF impuls lze psát vztah (7). 
1Bθ γ τ= ⋅ ⋅                                                               (7) 
 
Obr.8 Pohyb vektoru magnetizace                            Obr.9  Zjednodušený souřadný  systém. 
                     po spirále [4]                               
 
90°RF 
Mxy 
Mz=M0 
z 
x’ 
y‘ 
x 
y 
z 
x
y 
z 
x 
y 
z 
Mxy0=0 Mxy1 Mxy2 
B1 B1 B1 
 
ω0 
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Pokud tedy aplikujeme 90°RF impuls, vektor magnetizace M se překlopí do roviny x’y’ a 
bude se v ní otáčet okolo osy z. Nyní se nám bude po přiložení měřící cívky indukovat v cívce 
střídavý elektrický proud, který bude mít stejnou frekvenci jako Larmorova a velikost danou 
intenzitou výsledného vektoru magnetizace. Tento signál nazýváme FID (volně indukovaný 
signál). Po skončení působení RF impulsu se protony, které přeskočily do vyšší energetické 
hladiny, vrátí do své předchozí hladiny, tzn. dochází k relaxaci. 
 
2.3 Relaxace 
 
Jak už je popsáno výše, po odeznění RF impulsu se protony vrací do stavu 
termodynamické rovnováhy. Stav termodynamické rovnováhy [2] je dán dvěma základními 
podmínkami: 
 
• vektor magnetizace má složku v rovině xy nulovou (Mxy=0) 
• vektor magnetizace má složku ve směru osy z rovnu M0 (Mz=M0), tedy stejný směr 
jako magnetické pole B0 
 
Pro přechod do termodynamické rovnováhy jsou dvě typické interakce, které se hodnotí 
pomocí relaxačních časů: spin-mřížková (T1 relaxace) a spin-spinová (T2 relaxace). Obě 
relaxace se konají současně.  
 
Numerická hodnota relaxačního času T2 je vždy menší nebo maximálně rovna hodnotě 
T1 [3], nikdy nemůže být větší viz. obr.10. 
 
 
 
 
Obr.10 Faktory ovlivňující T1 a T2 [3] 
 
 
T1 relaxace 
Protony vytvářejí své elementární magnetické pole a také leží v magnetickém poli 
sousedních protonů. Termálním pohybem molekul tyto lokální pole kolísají a vzniká tzv. 
magnetický šum. Složky těchto polí, které mají Larmorovu frekvenci s patřičnou orientací, 
můžou protony s antiparalelní orientací přetočit do paralelní orientace, což je jev zvaný 
podélná relaxace. Rychlost tohoto jevu je závislá na koncentraci jader, viskozitě prostředí a 
teplotě. Čím větší je magnetický šum, tím kratší relaxace T1. Tato relaxace je významně 
závislá na Larmorově frekvenci nebo také na velikosti vnějšího magnetického pole B0 viz 
rovnice (8). Každá tkáň má jinou dobu relaxace T1, což je vidět v tabulce 2. 
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( )0,301T ω≈ nebo ( )0,301T B≈                                                   (8) 
 
Tab.2 Některé typické hodnoty T1 relaxace pro lidskou tkáň v magnetickém poli B0=1T [2] 
Tkáň T1[s] Tkáň T1[s] 
sval 0,73±0,13 slezina 0,68±0,19 
srdeční sval 0,75±0,12 tuk 0,24±0,07 
játra 0,42±0,09 šedá mozková hmota 0,81±0,14 
ledviny 0,59±0,16 bílá mozková hmota 0,68±0,12 
 
Relaxační křivka T1 (obr.11) nám udává závislost magnetizace na čase. Po skončení RF 
impulsu je podélná složka magnetizace rovna nule (Mz=0) a začíná se vracet do své původní 
hodnoty Mz=M0. Tento nárůst nám zobrazuje právě relaxační křivka T1 [3], její průběh je 
exponenciální a lze vyjádřit rovnicí: 
 
1
0 1
t
T
zM M e
− 
= − 
 
                                                      (9) 
 
Hodnota relaxace T1 je dána jako čas za který se vektor magnetizace Mz vrátí na 63%  své 
původní hodnoty (než byl přiveden RF impuls), tedy na hodnotu M0 viz. obr.11. 
 
Obr.11 Relaxační křivka T1 
 
T2 relaxace 
Aplikací 90° RF impulsu jsme sfázovali precedující protony (viz. výše) a příčná složka 
magnetizace Mxy byla  tedy maximální. Po skončení pulsu se protony postupně rozfázují, což 
je zaviněno nehomogenitou vnějšího statického magnetického pole B0 a nehomogenitou 
vnitřního pole. Tímto jevem je způsobená relaxace T2, zvaná také příčná. 
 
 Tab.3 Některé typické hodnoty T2 relaxace pro lidskou tkáň v magnetickém poli B0=1T  [2] 
Tkáň T2[ms] Tkáň T2[ms] 
sval 47±13 slezina 62±27 
srdeční sval 57±16 tuk 84±36 
játra 43±14 šedá mozková hmota 101±13 
ledviny 58±24 bílá mozková hmota 92±22 
 
Mz 
M0 
0,63 M0 
0 T1 t 
1
0 1
t
T
zM M e
− 
= − 
 
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Postupným rozfázováním protonů se příčná složka magnetizace (Mxy) zmenšuje. Křivka 
úbytku magnetizace Mxy (obr.12) je exponenciální a hodnota T2, je čas za který velikost 
magnetizace klesne na 37% hodnoty maximální Mxy. Úbytek magnetizace [3] je popsán 
rovnicí (10). 
( ) 20
t
T
xyM t M e
−
= ⋅                                                         (10) 
 
Tento tvar je ale možný použít jen při zanedbání nehomogenity vnějšího magnetického pole 
B0. Pokud chceme vliv homogenity zohlednit ve výpočtu, musíme použít tzv. efektivní 
relaxační dobu T2*. Ta se dá určit pomocí vztahu (11), 
1 1 1
2* 2 3T T T
= +
                                                      (11) 
 
kde T3 je relaxační doba způsobená nehomogenitou pole B0 [3]. Tato relaxační doba je pak 
dána rovnicí: 
01
3
B
T
γ
pi
∆
≅
                                                            (12) 
kde ∆B0 je rozsah změny B0. 
 
Efektivní relaxační dobu T2* pak dosadíme do rovnice pro pokles magnetizace Mxy 
v čase t. 
( ) 2*0
t
T
xyM t M e
−
= ⋅
                                                    (13) 
 
Jak je vidět i z průběhů relaxace T2 a T2*. Hodnota relaxačního času T2* je vždy menší 
nebo rovna času T2 viz. rovnice (14) .  
2* 2 1T T T≤ ≤                                                              (14) 
 
 
Obr.12 Průběh relaxace T2 a T2* 
 
2.4 FID signál 
 
FID signál [4], jehož průběh je na obr.13, vzniká po odeznění RF impulsu, kdy se v cívce 
indukuje střídavý proud o velikosti  úměrné magnetizaci Mxy (relaxaci T2*) a frekvence 
0                   T2*               T2                               t 
   Mxy 
 
 
     M0 
 
 
 
0,37M0 
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signálu je dána úhlovou frekvencí Mxy, tedy Larmorovou frekvencí viz. rovnice (4). Signál je 
snímán přijímací cívkou umístěnou v rovině xy.  
 
Okamžitá hodnota FID signálu je dána rovnicí: 
( ) 2*0
t
T
xyFID M M e
−
= = ⋅                                                     (15) 
 
 
Obr.13 Průběh FID signálu [3] 
 
3. Základní měřicí techniky v NMR 
 
Výstupem magnetické rezonance je snímek měřeného objektu. V takovém snímku jsou 
jednotlivé látky (tkáně) odlišeny různým jasem. Na jas má vliv řada faktorů a nejdůležitější  
faktory jsou protonová hustota (PD), difúze, relaxace T1 a T2. Vhodného kontrastu se 
dosahuje uspořádáním pulsní sekvence tzn. obraz váhovaný T1, obraz váhovaný T2 a obraz 
váhovaný PD. Pulsní sekvence má tři hlavní parametry: 
 
• úhel sklopení vektoru magnetizace θ přivedením radiofrekvenčího impulsu, tedy  
např. 90° RF 
• TR, což je čas za který opakujeme RF impuls 
• TE, čas mezi RF impulsem a detekcí echo signálu 
 
3.1 Saturation-Recovery metoda (SR) 
 
Tato metoda má pulsní sekvenci (obr.14) sestavenou z opakujících se 90° RF impulsů. 
Aplikováním 90°RF pulsu se vektor magnetizace překlopí do roviny xy a poté snímáme FID 
signál v přijímací cívce. Když RF impuls přijde dříve, než se stačí podélná složka 
magnetizace Mz vrátit do stavu termodynamické rovnováhy M0, je při dalším překlopení 
vektoru magnetizace do roviny xy velikost složky Mxy menší než M0 a tím pádem bude i 
amplituda snímaného FID signálu menší než u předchozího signálu viz obr.14 [2]. Amplitudy 
obou signálů jsou ovlivněny velikostí M0 a ta je ovlivněna protonovou hustotou tkáně. 
Amplituda druhého FID signálu je zase ovlivněna dobou relaxace T1 dané tkáně a repetičním 
časem TR mezi jednotlivými RF impulsy.  
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Obr.14 Pulsní sekvence SR a její FID signál 
 
Je-li čas TR delší než T1, vektor magnetizace Mz se stačí vrátit do termodynamické 
rovnováhy M0, pak  jsou rozdíly v obrazu dány pouze protonovou hustotou (PD) a FID signál 
nezávisí na relaxaci T1. Obraz je tedy váhován PD. 
 
Při kratším TR jsou rozdíly v obraze s tkáněmi se stejnou protonovou hustotou, dány 
délkou T1 viz. obr.16.  Tkáň s dlouhým T1 má  FID signál s malou amplitudou a bude tedy 
zobrazena jako tmavá oblast v obraze. Naopak tkáni s krátkým časem T1 odpovídají světlá 
místa v obraze. Takový obraz bude váhován relaxací T1. 
 
V běžné tkáni je kontrast v obraze určen zčásti rozdílnou protonovou hustotou a zčásti 
rozdílnou dobou T1. 
 
 
Obr.15 Relaxační křivky T1 pro dva rozdílné vzorky a určení  repetičního času 
pro optimální kontrast.[4] 
 
      90°                      90°            90° 
  dlouhé TR         krátké TR 
RF impuls 
FID signál 
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Obr.16 Průběhy relaxací dvou tkání se stejnou protonovou hustotou 
 a rozdílnými časy T1, při krátkém TR.[4] 
 
Optimální kontrast je velmi závislý na repetičním čase TR viz. obr.15. K dosažení 
maximálního T1 kontrastu mezi dvěma vzorky potřebujeme čas TR, který se blíží 
průměrnému času T1 tkání viz. rovnice (16) [2]. 
 
                                                      
ab
b
a
optimum
TT
T
T
TR
1
1
1
1
1
1ln
−
=                                                      (16) 
 
3.2 Spin-echo metoda (SE) 
 
Pulsní sekvence této metody (obr.17)  se skládá z 90°RF impulsu následovaného jedním 
(jeden echo signál) nebo několika (více echo signálů )  180°RF pulsy. Přivedením 90° RF 
impulsu překlopíme vektor magnetizace do transverzální roviny xy a po krátké době začíná 
docházet k rozfázování jednotlivých protonů. Dochází tedy k relaxaci T2, tzn. protony 
precedují s frekvencí odlišnou od Larmorovy frekvence, a tak začne FID signál slábnout. 
 
Po určité době τ od aplikování 90°RF pulsu aplikujeme 180°RF puls, který přetočí 
jednotlivé protony do záporné části osy y’  o 180° kolem osy x’ a ty se začínají znovu dostávat 
do fáze.[3] Tím začne znovu růst vektor magnetizace v příčném směru a v přijímací cívce se 
začíná znovu indukovat proud, který nazýváme echo signál [3]. Tento signál má obálku 
stejnou jako FID signál. Jednotlivé fáze přetáčení protonů vidíme na obr.17. Maximum echo 
signálu nastane v čase 2τ od středu 90°RF pulsu (TE=2τ). Čas mezi posledním echem a dalším 
90°RF impulsem se nazývá doba zpoždění TD. 
 
Velikost echo signálu není redukována nehomogenitou vnějšího statického magnetického 
pole B0. Maximální velikost echo signálu je zmenšena oproti maximu FID signálu relaxací 
T2. Při této metodě nás nezajímá FID signál a potřebujeme pouze echo signál. 
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Obr.17 Pulsní sekvence SE, FID a echo signál [4] 
 
CPMG pulsní sekvence 
Je to často využívaná pulsní sekvence SE. Princip je v podstatě stejný jako u obecné SE 
sekvence, jen je 180° RF impuls přiveden ve směru osy y na rozdíl od obecné SE sekvence 
kde je impuls přiveden ve směru osy x. Tato sekvence se často využívá díky odolnosti proti 
fázovým nepřesnostem RF impulsů při zobrazení [3]. 
 
Multiple echo sekvence 
Tato pulsní sekvence nemá pouze jeden 180° RF impuls (obr.18), ale je složená 
z několika těchto impulsů. Tím pádem vznikne jeden FID signál a několik echo signálu, jejíž 
maximální amplitudy exponenciálně klesají po relaxační křivce T2. V ideálním případě tedy 
maxima jednotlivých echo signálů zobrazují relaxační křivku T2, která není ovlivněna 
nehomogenitou pole magnetu. Ve skutečnosti ale tyto maxima klesají rychleji, což může být 
dáno nedokonalostí RF impulsu. 
Obr.18 Ukázka jednoho průběhu multiple echo sekvence 
180° 180° 
90° 
FID 
1.echo 2.echo 
t 
T2* 
T2 
TE 
amplitud
a signálu 
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Spin-echo je poměrně všestranná metoda, která může mít pulsní sekvenci upravenou tak, 
aby produkovaný obraz měl kontrast závislý na změnách T1, T2 nebo protonové hustoty (PD). 
Změnou dob TE a TR se ovlivňují vlastnosti výsledného obrazu tzn. kterým parametrem bude 
obraz váhován. 
 
Dlouhou dobou TR a krátkou dobou TE se vliv relaxací T1 a T2 na kontrast obrazu 
minimalizuje a kontrast pak bude dán hlavně rozdílnou protonovou hustotou (PD) měřených 
tkaní. Obraz bude váhován protonovou hustotou a tkáň s vyšší protonovou hustotou bude v 
obraze světlejší. 
 
Je-li doba TE patřičně dlouhá, tak aby byly relaxační křivky T2 pro různé tkáně 
dostatečně daleko od sebe a je-li zároveň i dlouhá doba TR. Pak je kontrast obrazu dán 
rozdílnými T2 a různou protonovou hustotou tkání. Obvykle je ale vliv T2 na kontrast obrazu 
daleko větší než kontrast způsobený rozdílnou protonovou hustotou, a tak mluvíme o obrazu 
váhovaném T2. Tkáň s delším časem T2 pak bude mít větší amplitudu echa a v obraze se 
objeví jako světlejší místo. 
 
Užitím krátkého času TE a doby TR dostatečně krátké, kvůli dobré separaci rozdílů 
relaxačních křivek T1 různých tkání, dosáhneme toho, že rozdíly v relaxaci T1 budou mít na 
kontrast daleko větší vliv než rozdíly v protonové hustotě. Obraz pak bude váhován T1. 
V takto váhovaném obraze bude tkáň s kratší dobou T1 zobrazena jako světlé místo v obraze. 
 
 
3.3 Inversion-Recovery metoda (IR) 
 
Tato metoda stejně jako předchozí metody vytváří obraz závislý na relaxaci T1, ale na 
rozdíl od předešlých metod má největší T1 kontrast obrazu [2], což se dá velmi dobře využít 
k rozeznávání velmi malých změn T1 mezi tkáněmi.  
 
Pulsní sekvence (obr.19) se skládá ze 180° RF impulsu následovaného 90° RF impulsem. 
Aplikací 180° RF pulsu se otočí vektor magnetizace Mz=M0 z kladné orientace podél osy z do 
záporného směru osy z. Jelikož je v příčném směru složka magnetizace nulová, v přijímací 
cívce se nebude indukovat žádný FID signál a bude probíhat pouze relaxace T1. Průběhem 
relaxace poroste magnetizace z hodnoty –M0 přes nulovou hodnotu zpátky do původní 
hodnoty M0. Abychom změřili FID signál, přivedeme za určitou dobu 90° RF puls, který nám 
otočí magnetizaci do příčného směru. Průběh magnetizace vidíme na obr.20. Čas mezi 180° 
RF pulsem a 90° RF pulsem nazýváme inverzní doba TI. Amplituda FID signálu závisí na 
tom, jakou hodnotu bude mít magnetizace v době otočení do příčné roviny, tedy na čase TI. 
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Obr.19 Pulsní sekvence IR a její FID signál  
 
U této metody nabývá vektor magnetizace i záporných hodnot. Přetočíme-li tento vektor 
do příčné roviny v době kdy je záporný, tak velikost FID signálu bude stejná jako by byla 
magnetizace kladná. Rozdíl mezi zápornou a kladnou hodnotou magnetizace poznáme z fáze 
FID signálu. Při záporné hodnotě magnetizace začíná FID signál zápornou hodnotou a u 
kladné naopak, jak vidíme na obr.21. 
Obr.20 Průběh magnetizace při IR metodě 
 
Obr.21 Přetočení vektoru magnetizace v případě kladné a záporné hodnoty, rozdílnost fázi 
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Takže pokud snímáme pouze amplitudu FID signálu, jsou záporné hodnoty magnetizace 
brány jako kladné, tzn. kontrast mezi dvěmi tkáněmi je malý. Jestliže však použijeme detekci, 
která rozpozná i fázi signálu, velikost kontrastu se zdvojnásobí viz. obr.22. 
 
Obr.22 Závislost kontrastu na detekci signálu bez identifikace fáze a fázově citlivé detekci 
 
Obraz této metody je váhován T1. Potencionální T1 kontrast u této metody je dvakrát tak 
velký jako T1 kontrast u metody saturation-recovery (SR).  Stanovení optimální inverzní doby 
TI je stejné jako nastavení repetiční doby TR v metodě SR. Výpočet optimálního TI [2]:  
 
ab
b
a
optimum
TT
T
T
TR
1
1
1
1
1
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=                                                           (17) 
 
 
3.4 Gradient-echo metoda (GE) 
 
Metoda GE je obdobou metody SE. U obou metod se jako první aplikuje 90°RF impuls, 
který otočí magnetizační vektor do roviny xy. Dále pak u metody GE není přiveden 180°RF 
impuls pro získání echo signálu, ale gradientní pole [2] přidané k vnějšímu magnetickému 
poli B0, které způsobí rozfázování příčne složky magnetizace Mxy. Poté je přiveden další 
gradient, který má opačnou polaritu něž předchozí gradient, a tím se protony přivedou opět do 
fáze. Tímto mechanismem vznikne echo signál. Pulsní sekvenci s gradienty vidíme na obr.23. 
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Obr.23 Pulsní sekvence GE a její FID a echo signál [4] 
 
Rozdíl amplitud mezi FID signálem a echo signálem je dán narozdíl od SE relaxační 
dobou T2*. Obraz je tedy váhován T2*. Výhodou této metody je její rychlost, která se ještě 
zvyšuje tím, že přivádíme RF impuls s menším úhlem θ, čímž se zkracuje doba TR.  
 
Při krátkém TR se úhlem θ  nastavuje parametr, kterým bude výsledný obraz váhován: 
• θ =5°-30°, obraz váhovaný protonovou hustotou 
• θ =30°-60°, obraz váhován poměrem T1/T2 
• θ =60°-90°, obraz váhován T2* a T1 
Obr.24 T1 relaxace dvou tkání (A,B) při dvou úhlech θ vychýlení 
   
Na obr.24 vidíme, že dobrý kontrast mezi relaxacemi T1 vznikne při větším úhlu vychýlení 
magnetizace. 
 
3.5 Difúzně váhovaný obraz 
 
Difúze [5] je náhodné rozptylování molekul v prostoru díky jejich termálnímu pohybu. 
Při difúzi se molekuly snaží vyrovnat svou koncentraci v prostoru. Molekuly se pak srážejí 
mezi sebou a s různými překážkami (např. buněčná membrána). Směr a síla těchto srážek je 
náhodná. 
 
   M0 A 
A 
B 
B 
t 
θ=10° 
θ=90° 
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V difúzně váženém obrazu se homogenita vnějšího magnetického pole lineárně mění 
použitím gradientů magnetického pole. Tyto difúzní gradienty se vkládají do pulsní měřící 
sekvence. Například u pulsní sekvence SE se difúzní gradienty přivádějí souměrně okolo 
180°RF impulsu a pokud se jádra nehýbou, tak bude echo signál stejný jako bez použití 
difúzních gradientů. Pokud se ale pozice jádra změní difúzním pohybem  v časovém intervalu 
mezi gradientnímy pulsy, pak se změní i velikost magnetického pole, ve kterém se jádro 
nachází. Tím se změní i Larmorova frekvence. Pak proton, který změnil svou pozici nebude 
mít stejnou fázi jako protony, které pozici nezměnili a dojde k poklesu echo signálu. Obraz je 
proto závislý na velikosti difúze.[5] 
 
Obr.25 Pulsní sekvence SE s přidanými difúzními gradienty GD 
 
4 Zpracování měření 
 
Měření jsem prováděl na experimentálním tomografu umístěním na ÚPT Akademie věd 
ČR v Brně. 
 
 
Obr.26 Supravodivý magnet experimentálního tomografu 
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Obr.27 Řídící elektronika tomografu 
 
 
 
Obr.28 Pracoviště k ovládaní tomografu 
 
Supravodivý magnet je v tomografu chlazen tekutým heliem. Korekční a gradientní 
cívky jsou chlazené vodou. Supravodivý magnet má magnetickou indukci svého 
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homogenního magnetického pole B0=4,7T. Pracovní frekvence tomografu 200MHz. 
Tomograf  a jeho součásti můžeme vidět na obr.26-28. 
 
K otevření a zpracování naměřených obrazů z magnetické rezonance jsem používal 
program MAREVISI (Magnetic resonance vision). Výstupní obraz magnetické rezonance je 
komplexní, jak lze vidět na obr.29.   
 
 
 
a) b) 
Obr.29 Komplexní obraz rajčete měřený metodou SE s časem TE =13ms: a) reálná část 
b) imaginární část 
 
Častěji než reálná a imaginární část se používá absolutní hodnota a fáze obrazu viz. 
obr.30. Na absolutní časti obrazu je vidět řez vnitřní strukturou měřeného objektu takže tyto 
obrazy jsou používány nejčastěji. 
 
  
a) b) 
Obr.30 Obraz rajčete měřený metodou SE s časem TE=13ms:a)absolutní hodnota 
b)fáze 
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Při měření jsem jako zkoumané objekty použil rajče, mandarinku a papriku. Měřené 
objekty jsou vidět na obr.31.  
 
 
 
 
a) b) c) 
Obr.31 Měřené vzorky:a)rajče, b)mandarinka,c)paprika 
 
K měření bylo použito několik měřicích sekvencí s různým nastavením časových 
intervalů daných pulsních sekvencí. Sekvence použité při měření byly SE, GE, IRFSE a 
IRSE. 
 
4.1 Obrazy naměřené metodou SE 
 
První měřící sekvence byla metoda spinového echa s repetičním časem TR=3s a s dvěma 
různými dobami echa TE=13ms a TE=40ms. Naměřené obrazy této metody můžeme vidět na 
obr.32. 
 
 
 
 
a) b) c) 
 
  
d) e) f) 
Obr.32 Naměřené obrazy metodou SE s časem TR=3s: a)rajče TE=13ms, b)rajče TE=40ms, 
c)mandarinka TE=13ms, d)mandarinka TE=40ms, e)paprika TE= 13ms, f)paprika TE=40ms 
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Z obrazů je vidět že při kratší době echa je naměřený obraz celkově světlejší než při delší 
době TE a není proto úplně zřetelně vidět struktura měřeného objektu. Obraz s dobou echa 
TE=13ms je váhován protonovou hustotou (PD) [6], takže světlejší oblasti v obraze mají větší 
protonovou hustotu než tmavší časti obrazu. Obraz s dobou echa TE=40ms je váhován 
relaxací T2 [6] tzn. světlejší části obrazu mají delší relaxační čas T2 než tmavší místa obrazu. 
Černá místa v obraze jsou oblasti bez signálu tzn. vzduchové dutiny nebo okolí měřeného 
objektu. 
 
Korekce fáze SE obrazů 
 
Zobrazíme-li si fázovou část obrazu naměřenou metodou SE, měla by být v celém 
obrazu, kde je signál, konstantní. To ovšem většinou naměřený obraz nesplňuje a tak použiji 
fázovou korekci, která je dostupná v programu MAREVISI. Používal jsem fázové korekce 
dvou řádů. Fázovou korekcí prvního řádu posouváme fázi v celém obraze stejně viz. obr.33a. 
Fázovou korekcí druhého řádu nastavujeme natočení fáze viz. obr.33b.  Touto korekcí 
kompenzujeme nehomogenitu magnetického pole magnetu MR. Na obr.34 vidíme obraz před 
korekcí a po korekci fáze. 
 
 
a) b) 
Obr.33 Fázová korekce:a) prvního řádů; b) druhého řádu 
 
 
 
a) b) 
Obr.34 Fázový obraz rajčete naměřený metodou SE s časem TE=13ms:a) před korekcí fáze 
b) po korekci fáze 
 
 
 
    0                                   2 π 
  fáze 
    0                                   2 π 
  fáze 
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Fázovou korekci jsem provedl pro všechny naměřené vzorky metodou spinového echa. 
Obrazy po provedení fázové korekce můžeme vidět na obr.35. 
 
 
  
a) b) c) 
 
 
d) e) 
Obr.35 Fázové obrazy naměřené metodou SE po fázové korekci:a) rajče TE=40ms, b)paprika 
TE=13ms, c)paprika TE=40ms, d)mandarinka TE=13ms,  e)mandarinka TE=40ms 
 
T2 mapa 
 
 Ze dvou naměřených obrazů jednoho vzorku metodou spinového echa s různými dobami 
echa (TE1=13ms a TE2=40ms) můžeme vytvořit obraz, který bude reprezentovat přímo 
relaxační čas T2. Tento obraz jsem vytvářel dvěma způsoby. K prvnímu způsobu jsem použil 
program MATLAB, kde jsem využil znalosti rovnice (10).  Do rovnice (10) dosadíme 
koeficienty pro každý z obou obrazů, pak vzniknou rovnice (18) a (19). 
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Úpravou rovnic (18) a (19) je získán vztah (20) ze kterého se nám vykrátila hodnota 
magnetizace v termodynamické rovnováze M0(x,y), která je pro oba obrazy stejná. 
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Logaritmováním rovnice (20) přirozeným logaritmem přesuneme zlomek s relaxačním časem 
T2 z exponentu a vznikne rovnice (21). 
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Jednoduchou úpravou rovnice (21) získáme vztah (22) pro relaxační čas T2.  
 
 
                                     (22)                                                 
 
 
    Tuto rovnici (22) jsem realizoval v prostředí MATLAB, kde výsledkem byla matice 
hodnot T2, kterou jsem pak zobrazil jako obraz. Takový obraz se nazývá T2 mapa [7] a 
můžeme ji vidět na obr.36c)-38c). Druhý způsob získaní tohoto obrazu je prostřednictvím 
programu MAREVISI, který má přímo funkci k vykreslení obrazu T2, tento obraz můžeme 
vidět na obr.36d)-38d). 
 
 
 
a) b) 
 
 
c) d) 
Obr.36 Obrazy rajčete zobrazené v prostředí MATLAB: a)s časem TE1=13ms, b)s časem 
TE2=40ms, c) T2 mapa, d) T2 mapa z programu MAREVISI 
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a) b) 
 
 
c) d) 
Obr.37 Obrazy papriky zobrazené v prostředí MATLAB: a)s časem TE1=13ms, b)s časem 
TE2=40ms, c) T2 mapa, d) T2 mapa z programu MAREVISI 
 
  
a) b) 
 
 
c) d) 
Obr.38 Obrazy mandarinky zobrazené v prostředí MATLAB: a)s časem TE1=13ms, b)s časem 
TE2=40ms, c) T2 mapa, d) T2 mapa z programu MAREVISI 
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Porovnáme-li obrazy T2 mapy z prostředí MATLAB a z prostředí MAREVISI vidíme 
odlišnosti. Tyto odlišnosti jsou dány různým nastavením prahování  obrazu v jednotlivých 
programech.  
 
4.2 Obrazy naměřené metodou GE 
 
Další použitou měřící metodou bylo gradient echo s repetiční dobou TR=3s a dvěma 
různými dobami echa TE=5ms a TE=20ms. Naměřené obrazy můžeme vidět na obr.39. 
Snímky této metody jsou váhovány efektivní relaxační dobou T2*[3],[6]. 
 
 
 
 
a) b) c) 
 
 
 
d) e) f) 
Obr.39 Obrazy naměřené metodou GE s časem TR=3s:a)rajče TE=5ms, b)rajče TE=20ms, 
c)mandarinka TE=5ms, d)mandarinka TE=20ms, e)paprika TE=5ms, f)paprika TE=20ms 
 
Korekce fáze GE obrazů 
 
U fázových obrazů naměřených metodou gradientního echa se nám pomocí fázové 
korekce nepodaří dosáhnout homogenní fáze v celém obrazu. Je to způsobeno gradientnímy 
pulsy,   které jsou součástí měřicí frekvence. Tyto gradientní pulsy modulují vnější 
homogenní magnetické pole. Tím že magnetické pole není homogenní nemůže být ani fáze 
v celém obraze stejná. Takže u této měřicí metody se snažím pomocí fázové korekce 
dosáhnout co nejvíce nejjednolitějšího fázového obrazu. Obrazy po provedení fázové korekce 
můžeme vidět na obr.40 
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a) b) c) 
 
 
 
d) e) f) 
Obr.40 Fázové obrazy naměřené metodou GE po fázové korekci:a) rajče TE=40ms, 
b)paprika TE=13ms, c)paprika TE=40ms, d)mandarinka TE=13ms,  e)mandarinka TE=40ms 
 
 
T2* mapa 
 
 Použiji stejný způsob vytvoření T2* mapy jako u metody spinového echa. Tzn. nejprve 
v prostředí MATLAB a poté v programu MAREVISI. Narozdíl od obrazů naměřených 
metodou SE kde byl kontrast v obraze dán přímo časem T2 [6], je u obrazů naměřených 
metodou gradientního echa kontrast v obraze dán efektivní hodnotou relaxačního času T2*. 
Takže kontrast v takovém obraze je pak dán relaxačním časem T2 a nehomogenitamy 
magnetického pole [7], což vyplívá z rovnic (11) a (12). Výsledné obrazy T2* mapy můžeme 
vidět na obr.41-43. 
 
 
 
a) b) 
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c) d) 
Obr.41 Obrazy mandarinky zobrazené v prostředí MATLAB: a)s časem TE1=5ms, b)s časem 
TE2=20ms, c) T2* mapa, d)  T2* mapa z programu MAREVISI 
 
  
a) b) 
 
 
c) d) 
Obr.42 Obrazy rajčete  zobrazené v prostředí MATLAB: a)s časem TE1=5ms, b)s časem 
TE2=20ms, c) T2* mapa, d) T2* mapa z programu MAREVISI 
 
  
a) b) 
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c) d) 
Obr.43 Obrazy papriky  zobrazené v prostředí MATLAB: a)s časem TE1=5ms, b)s časem 
TE2=20ms, c) T2* mapa, d) T2* mapa z programu MAREVISI 
 
4.3 Obrazy naměřené metodou IRFSE 
 
Jako další měřicí sekvenci jsem použil IRFSE [8] (inversion recovery fast spin echo). Jde 
o formu zobrazení metodou inversion recovery kde je signál detekován jako u fast spin echa. 
U metody FSE se využívá vícenásobného echa a toho, že v jednom TR intervalu se naplní 
více řádků obrazu. V našem konkrétním případě jsem použil sekvenci s dvěma echy 
(TE1=20ms a TE2=100ms) tzn., že se během jednoho TR intervalu naplnili dva řádky obrazu 
[3]. Tím pádem nám skenovací doba ST klesla oproti metodě SE dvakrát. Inverzní doba pro 
první obraz byla TI=2s a pro druhý obraz TI=4s, repetiční doba byla u obou obrazů stejná a to 
TR=5s. 
 
  
a) b) c) 
 
 
 
d) e) f) 
Obr.44 Snímky naměřené metodou IRFSE  s repetiční dobou TR=5s, dobami echa TE1=20ms 
a TE2=100ms a s různým nastavením inverzní doby TI: a) rajče TI=2s, b) rajče TI=4s, 
c)paprika TI=2s, d) paprika TI=4s, e) mandarinka TI=2s, f) mandarinka TI=4s 
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U snímků této metody jsou patrné tzv. fantomy [9], které se objevují ve vertikálním 
směru od měřeného vzorku. Jeví se jako slabý signál odpovídající měřenému vzorku posunutý 
nad nebo pod hlavní vzorek v obraze. Z obr.44 je vidět, že fantomy jsou jasnější u obrazu 
s delší inverzní dobou TI. 
 
4.4 Obrazy naměřené metodou IRSE 
 
 Poslední použitou měřicí sekvencí byla metoda IRSE [8] (inversion recovery spin echo). 
Tato metoda je obdobou předchozí metody IRFSE s tím rozdílem, že signál je detekován jako 
u metody spin echo. Časové parametry této metody jsou: repetiční doba TR=5s, doba echa 
TE=13ms, inverzní doba prvního obrazu TI=2s a u druhého obrazu byla použita inverzní doba 
TI=4s. Obraz této metody je váhován relaxačním časem T2 [9]. Obrazy absolutních hodnot 
vzorků této metody jsou vidět na obr.45. 
 
 
 
 
a) b) c) 
 
 
 
d) e) f) 
Obr.45 Obrazy naměřené metodou IRSE s TR=5s a TE=13ms:a) rajče TI=2s, b) rajče TI=4s, 
c) paprika TI=2s, d) paprika TI=4s, e) mandarinka TI=2s,  f) mandarinka TI=4s 
 
Z obr.45 je vidět, že při nastavení doby inverze TI=2s je obraz značně nekvalitní díky 
šumu a také kontrast v takovém obraze není příliš velký. Obrazy s delší dobou inverze TI=4s 
mají poměrně dobrý kontrast. 
 
Fázová korekce  
 
 U této metody provádím fázovou korekci stejně jako u metody SE a stejně jako u této se 
snažím dosáhnout fázového obrazu s konstantní fází v celém snímku. Fázové obrazy po 
korekci můžeme vidět na obr.46. 
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a) b) c) 
 
 
 
d) e) f) 
Obr.46 Fázové obrazy naměřené metodou IRSE s TR=5s a TE=13ms:a) rajče TI=2s, b) rajče 
TI=4s, c) paprika TI=2s, d) paprika TI=4s, e) mandarinka TI=2s,  f) mandarinka TI=4s 
 
Jak můžeme vidět na obr.46, u fázových obrazů s nastavenou dobou inverze TI=2s  nejde 
fázovou korekcí úplně přesně dosáhnout konstantní fáze v celém snímku. Je to způsobeno 
šumem v obraze. U snímků z dobou inverze TI=4s lze dosáhnout konstantní fáze poměrně 
dobře. 
 
 
5 Závěr 
 
V této práci jsem provedl rešerši jevu magnetické rezonance a jednotlivých měřicích 
technik. Prezentoval jsem pulsní sekvence jednotlivých měřících metod a také způsob, jak 
nastavit jejich parametry, aby byl obraz váhován jednou z veličin (relaxace T1, relaxace T2 , 
protonová hustota a difúze). Zjistil jsem, že  použití spin-echo metody je vhodné pro její 
odolnost vůči fázovým nepřesnostem RF impulsů. Výhodou metody inversion-recovery je 
schopnost odlišit malé změny T1 ve vzorku, protože má až dvakrát větší kontrast T1 než 
ostatní metody. Předností metody gradient-echo je její rychlost měření obrazu. 
 
 Po seznámení s teorií této problematiky, jsem provedl měření tří vzorku na 
experimentálním tomografu. Použité měřicí metody byly SE, GE, IRFSE a IRSE. U metod 
SE, GE a IRSE jsem provedl fázovou korekci, kterou jsem kompenzoval nehomogenity pole 
tomografu. Dále jsem pomocí programů MATLAB a MAREVISI vytvořil u metod SE a GE 
T2 resp.T2* mapy, které reprezentují obraz ve kterém je kontrast roven přímo relaxačnímu 
času T2 resp. T2*.  Obrazy naměřené metodou SE s dobou echa TE=13ms jsou váženy 
protonovou hustotou (PD) a jsou znatelně světlejší než při použití doby echa TE=40ms, kde je 
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kontrast obrazu daleko lepší a je tak zřetelněji vidět struktura měřeného vzorku. Obraz 
s dobou echa TE=40ms je váhován relaxačním časem T2. Obrazy změřené metodou GE 
s TE=5ms mají relativně dobrý kontrast, ale oproti metodě SE mají horší ostrost hran a také se 
v obrazech nalézají menší defekty. Obrazy GE s dobou echa TE=20ms jsou oproti snímkům 
s časem TE=5ms značně zatmavěny takže vnitřní struktura je špatně čitelná, ostrost hran u 
těchto snímků je také špatná a defekty ve snímku jsou ještě zřetelnější. Obrazy naměřené 
metodou IRFSE mají dobrý kontrast srovnatelný s obrazy metody SE a dobou echa TE=40ms. 
Snímky metody IRFSE nejsou tak ostré jako u metody SE a další nevýhodou je, že v nich 
vznikají tzv. fantomy. Naopak obrovskou výhodou je velká rychlost měření. Obrazy metody 
IRFSE jsou váhovány relaxací T2. Poslední použitou metodou byla IRSE, snímky této metody 
s dobou inverze TI=2s jsou prakticky nepoužitelné, protože jsou velice nezřetelné, značně 
tmavé a zašuměné. Snímky metody IRSE s dobou inverze TI=4s mají kvality ve všech 
směrech téměř shodné s obrazy SE s dobou echa TE=13ms. Snímky IRSE jsou váženy 
relaxačním časem T2. Ze všech naměřených snímků se jeví jako nejkvalitnější snímky 
metody SE s dobou echa TE=40ms. 
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Obr.37 Obrazy papriky zobrazené v prostředí MATLAB: a)s časem TE1=13ms, b)s 
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Obr.38 Obrazy mandarinky zobrazené v prostředí MATLAB: a)s časem TE1=13ms, 
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Obr.40 Fázové obrazy naměřené metodou GE po fázové korekci:a) rajče TE=40ms, 
b)paprika TE=13ms, c)paprika TE=40ms, d)mandarinka TE=13ms,  
e)mandarinka TE=40ms 
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Obr.41 Obrazy mandarinky zobrazené v prostředí MATLAB: a)s časem TE1=5ms, 
b)s časem TE2=20ms, c) T2* mapa, d)  T2* mapa z programu MAREVISI 
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Obr.42 Obrazy rajčete  zobrazené v prostředí MATLAB: a)s časem TE1=5ms, b)s 
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Obr.44 Snímky naměřené metodou IRFSE  s repetiční dobou TR=5s, dobami echa 
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Obr.45 Obrazy naměřené metodou IRSE s TR=5s a TE=13ms:a) rajče TI=2s, b) 
rajče TI=4s, c) paprika TI=2s, d) paprika TI=4s, e) mandarinka TI=2s,  f) 
mandarinka TI=4s 
 
 
34 
Obr.46 Fázové obrazy naměřené metodou IRSE s TR=5s a TE=13ms:a) rajče 
TI=2s, b) rajče TI=4s, c) paprika TI=2s, d) paprika TI=4s, e) mandarinka 
TI=2s,  f) mandarinka TI=4s 
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Seznam zkratek a symbolů 
 
Zkratky: 
 
MR  Magnetická rezonance 
NMR Nukleární magnetická rezonance 
SR  Saturation-recovery metoda 
SE  Spin-echo metoda 
IR  Inversion-recovery metoda 
IRSE Inversion-recovery Spin echo 
IRFSE Inversion-recovery Fast spin echo metoda 
GE  Gradient-echo metoda 
FID  Free induction decay – volně indukovaný signál 
RF  Radio-frekvenční 
PD  Protonová hustota 
 
Symboly: 
 
µ [A·m2]   magnetický moment 
p [kg·m·s-1]  mechanický moment  
B0 [T]    magnetická indukce vnějšího magnetického pole 
B1 [T]   magnetická indukce magnetického pole RF impulsu  
e [1,602·10-19C] elementární náboj   
c [0,001 K/T]  konstanta pro protony 
E0 [J]    energie jader  
∆E [J]     rozdíl energií jader  
f0 [Hz]    Larmorova frekvence  
GD [T·m-1]  difúzní gradient magnetického pole 
ħ [1,055·10-34J·s] redukovaná Planckova konstanta 
I [-]    spinové kvantové číslo  
M [A·m-1]   vektor magnetizace  
M0 [A·m-1]   vektor magnetizace v termodynamické rovnováze  
Mz [A·m-1]   vektor magnetizace ve směru osy z 
Mxy [A·m-1]    vektor magnetizace v rovině xy  
Np [-]   celkový počet protonů 
T [K]   absolutní teplota 
T1 [s]    spin-mřížková relaxační doba   
T2 [s]    spin-spinová relaxační doba  
T2* [s]    efektivní spin-spinová relaxační doba  
T3 [s]   relaxační doba způsobená nehomogenitou pole 
TI [s]   inverzní doba 
TE [s]    doba echa  
TR [s]     repetiční doba  
ST [s]   skenovací doba 
γ [rad·s-1·T-1]   gyromagnetický poměr 
θ [°]    úhel sklopení vektoru magnetizace 
ω0 [rad·s-1]  úhlová rychlost (Larmorovy frekvence) 
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